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  ﻜﻴﺪهﭼ
ﺑﺮاي اﻳﻦ ﻣﻨﻈﻮر ﺑﺎ . ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ در ﻣﻄﺎﻟﻌﺎت اﺳﭙﻜﺖ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﺪ اي ﺑﺎزﺳﺎزيﻫﺪف از اﻳﻦ ﻣﻄﺎﻟﻌﻪ ﺗﻌﻴﻴﻦ ﺷﺮاﻳﻂ ﺑﻬﻴﻨﻪ ﺑﺮ :ﻣﻘﺪﻣﻪ
ﻓﺎﻧﺘﻮم ﺑﻪ . وردﻓﺮاﻫﻢ آ ﻣﻐﺰ ﻫﺎﻓﻤﻦ، ﻓﺎﻧﺘﻮﻣﻲ ﻃﺮاﺣﻲ ﺷﺪ ﻛﻪ ﺷﺮاﻳﻂ ﻻزم ﺑﺮاي ﻣﻘﺎﻳﺴﻪ ﻛﻤﻲ و دﻗﻴﻖ روش ﻫﺎي ﺑﺎزﺳﺎزي اﻟﻬﺎم از ﻓﺎﻧﺘﻮم
 .ﭘﻼﻧﺎر ﻣﻮرد اﺳﺘﻔﺎده ﻗﺮار ﮔﻴﺮدﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ و  ﮔﻮﻧﻪ اي ﺳﺎﺧﺘﻪ ﺷﺪه اﺳﺖ ﻛﻪ ﻣﻲ ﺗﻮاﻧﺪ ﺑﺮاي ﺗﺼﻮﻳﺮﺑﺮداري
ﺗﺼﺎوﻳﺮ دو ﺑﻌﺪي از ﻻﻳﻪ ﻫﺎي ﻓﺎﻧﺘﻮم ﺑﻪ ﻋﻨﻮان ﻣﺮﺟﻊ . ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري ﺷﺪ از ﻓﺎﻧﺘﻮم در دو ﺣﺎﻟﺖ دو ﺑﻌﺪي و ﺳﻪ ﺑﻌﺪي :ﻣﻮاد و روﺷﻬﺎ
ﺳﺘﻔﺎده از ﻣﺘﻔﺎوت ﺑﺎ ا ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﺎ ﻣﻴﺰان ﺷﻤﺎرش. ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﺎز ﺳﺎزي ﺷﺪه از ﺣﺎﻟﺖ ﺳﻪ ﺑﻌﺪي ﻓﺎﻧﺘﻮم ﺑﻜﺎر ﮔﺮﻓﺘﻪ ﺷﺪ ﺟﻬﺖ ﺑﺮرﺳﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ
ﺑﺎزﺳﺎزي ﺑﺎ .  ﺷﺨﺼﻲ ﻣﻨﺘﻘﻞ ﮔﺮدﻳﺪراﻳﺎﻧﻪﺑﺎ ﻓﺮﻣﺖ اﻳﻨﺘﺮﻓﺎﻳﻞ ﺑﻪ  ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﺪﺳﺖ آﻣﺪه. ﺗﻬﻴﻪ ﮔﺮدﻳﺪ 99m -ﺗﻜﻨﺴﻴﻮم ﻣﻘﺎدﻳﺮ ﻣﺘﻔﺎوت
  ( ﭘﺮدازش ﺑﺮاي ﻫﺮ ﺗﺼﻮﻳﺮ 0046)ﭘﺮدازش ﻫﺎ زﻳﺎد ﺣﺠﻢ ﺑﺎ ﺗﻮﺟﻪ ﺑﻪ . ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦ ﻫﺎ و ﺑﺮاي ﺗﻤﺎم ﺗﺼﺎوﻳﺮ اﻧﺠﺎم ﺷﺪ ﺗﺮﻛﻴﺒﺎت ﻣﺨﺘﻠﻒ از
ﻣﻼك اﻧﺘﺨﺎب ﺑﻬﺘﺮﻳﻦ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺎزﺳﺎزي . ﺑﺼﻮرت ﺧﻮدﻛﺎر اﻧﺠﺎم ﮔﺮدﻳﺪ ﻃﺮاﺣﻲ و ﭘﺮدازش ﻫﺎbaltaM   )7 noisreV( ﻂﻧﺮم اﻓﺰاري در ﻣﺤﻴ
 .در ﻧﻈﺮ ﮔﺮﻓﺘﻪ ﺷﺪ  ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﻣﻘﺪار ﻣﻄﻠﻖ ﺷﺪه داﺷﺘﻦ ﺑﻴﺸﺘﺮﻳﻦ
ﺑﻨﺪي  ﮔﺮوه ﻫﺰار ﺷﻤﺎرش52 ﺑﺎﻻﺗﺮ از ﻫﺰار و 51 -52 ﻫﺰار ، 5-51 ﻫﺰار، 1-5اﺳﺎس ﻣﻴﺰان ﺷﻤﺎرش  درﻫﺮ ﻣﻘﻄﻊ ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﺮ: ﻧﺘﺎﻳﺞ
 ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮ اﺳﺎس ﺑﺎﻻﺗﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻣﻘﺎﻳﺴﻪ اﻧﺠﺎم ﺷﺪ و ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺎ ﺑﺪﺳﺖ آوردن ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ. ﺷﺪﻧﺪ
 .ﺮﻓﺖﮔاﻧﺠﺎم اﻧﺘﺨﺎب ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﺮ اﺳﺎس ﻧﻮع ﻛﻮﻟﻴﻤﺎﺗﻮر ﺑﺮاي ﭼﻬﺎر ﻣﻘﻄﻊ ﻓﺎﻧﺘﻮم  ومدر ﻣﺮﺣﻠﻪ د .ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﻬﻴﻨﻪ ﺗﻌﻴﻴﻦ ﺷﺪ
در ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺷﺪه ﺑﺎ  ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻧﺘﺎﻳﺞ ﻛﻤﻲ اﻳﻦ ﺗﺤﻘﻴﻖ ﻧﺸﺎن ﻣﻲ دﻫﺪ :يﻧﺘﻴﺠﻪ ﮔﻴﺮﺑﺤﺚ و 
. ﻫﺴﺘﻨﺪﺿﻌﻴﻒ ﺗﺮﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ،  از اﻳﻨﺮو .ﻣﻘﺪار ﻛﻤﺘﺮي ﻣﻲ ﺑﺎﺷﺪداراي  ﻧﺴﺒﺖ ﺑﻪ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎي دﻳﮕﺮ gninnaH و gnimmaH
 ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﺎ  وﺑﺎﺷﺪ ﺎﺳﺐ ﺗﺮﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﺮاي ﺗﺼﻮﻳﺮﺑﺮداري اﺳﭙﻜﺖ ﻣﻲﺗﻮﺟﻪ ﺑﻪ ﻣﻴﺰان ﺷﻤﺎرش و ﻧﻮع ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر ﻣﻨ ﺑﺪون reneiW ﻓﻴﻠﺘﺮ
ﻣﺠﻠﻪ ﻓﻴﺰﻳﻚ ﭘﺰﺷﻜﻲ اﻳﺮان، ). ﺷﻤﺎرش ﻗﺎﺑﻞ دﺳﺘﺮس ﺑﺴﺘﮕﻲ دارد ﻫﻢ ﭼﻨﻴﻦ ﺗﻌﻴﻴﻦ ﭘﺎراﻣﺘﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﻪ ﻣﻴﺰان. ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺑﻬﺘﺮي اﻳﺠﺎد ﻣﻲ ﻛﻨﻨﺪ
 (54-45، 48، ﺗﺎﺑﺴﺘﺎن 7، ﺷﻤﺎره 2دوره 
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 ﻣﻘﺪﻣﻪ -1
ﻣﻨﺎﺳﺒﺘﺮﻳﻦ روش ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري از ﻣﻐﺰ اﺳﺖ  TEP ﺑﺪون ﺷﻚ
  ﻫﺎي وﻳﮋه ﺧﻮد را ﻛﺎﻣﻼ ﺑﻪ اﺛﺒﺎت رﺳﺎﻧﻴﺪه اﺳﺖ  ﻛﻪ ﺗﻮاﻧﺎﻳﻲ
ﺑﺴﻴﺎر ﺳﻨﮕﻴﻦ ﺧﺮﻳﺪ ﺳﻴﺴﺘﻢ و  ﻫﺰﻳﻨﻪ TEP ﻣﺸﻜﻞ اﺳﺎﺳﻲ .[1-3]
 ﺑﻄﻮرﻳﻜﻪ ﺣﺘﻲ در. ﻫﻤﭽﻨﻴﻦ ﻫﺰﻳﻨﻪ زﻳﺎد آزﻣﺎﻳﺸﺎت آن ﻣﻲ ﺑﺎﺷﺪ
 ﺛﺮوﺗﻤﻨﺪ ﻧﻴﺰ ﻣﺤﺪودﻳﺖ ﻫﺎي اﻗﺘﺼﺎدي آن ﻗﺎﺑﻞ ﻛﺸﻮر ﻫﺎي
ﺗﺸﺨﻴﺼﻲ ﺟﺎﻧﺸﻴﻦ ﺑﺎ  روش ﻫﺎي ﻟﺬا ﻫﻤﻮاره. اﻏﻤﺎض ﻧﻴﺴﺖ
  .ﻫﺰﻳﻨﻪ ﻛﻤﺘﺮ ﻣﻮرد درﺧﻮاﺳﺖ ﺑﻮده اﻧﺪ
ﻳﻜﻲ از روش ﻫﺎي ﺟﺎﻧﺸﻴﻦ در اﻳﻦ ﻣﻮرد اﺳﺘﻔﺎده از ﺳﻴﺴﺘﻢ 
ﺑﺼﻮرت ﻧﻈﺮي ﻗﺪرت ﺗﻔﻜﻴﻚ  .اﺳﺖ اﺳﭙﻜﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري
اﻓﺰاﻳﺶ  ﻗﺎﺑﻞ TEP ﻚﺗﻘﺮﻳﺒﺎ ﺗﺎ ﻧﺼﻒ ﻗﺪرت ﺗﻔﻜﻴ اﺳﭙﻜﺖ ﺳﻴﺴﺘﻢ
 اﺳﺖ در ﺣﺎﻟﻴﻜﻪ ﻫﺰﻳﻨﻪ اﻧﺠﺎم آن ﺑﻪ ﻣﺮاﺗﺐ ﻛﻤﺘﺮ از ﻫﺰﻳﻨﻪ آزﻣﺎﻳﺶ
 ﺑﻪ ﺧﻮد ﻣﺸﻐﻮل  رااﻳﻦ اﺳﺘﺪﻻل ﻣﺤﻘﻘﺎن ﻓﺮاواﻧﻲ. اﺳﺖ  TEP
 ﺗﺼﻮﻳﺮ ،[4-7]ﻛﻨﻨﺪه  اﻣﺎ ﺑﺎ وﺟﻮد ﻧﺘﺎﻳﺞ اﻣﻴﺪوار. داﺷﺘﻪ اﺳﺖ
 ﺑﺮداري ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ از ﻣﻐﺰ ﻫﻨﻮز ﺟﻨﺒﻪ ﺗﺤﻘﻴﻘﺎﺗﻲ ﺧﻮد را ﺣﻔﻆ
  ﺎﺻﻲ در آزﻣﺎﻳﺸﺎت روزﻣﺮه ﭘﺰﺷﻜﻲ ﻛﺮده و ﺟﺎﻳﮕﺎه ﺧ
   .ﻫﺴﺘﻪ اي ﭘﻴﺪا ﻧﻜﺮده اﺳﺖ
ﻳﻜﻲ از ﻋﻤﺪه ﺗﺮﻳﻦ دﻻﻳﻞ اﻳﻦ ﻋﺪم ﻣﻮﻓﻘﻴﺖ ﻋﺪم وﺟﻮد روش 
ﻫﺮ ﭼﻨﺪ ﻣﻄﺎﻟﻌﺎت . ﺑﺮاي ﭘﺮدازش ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﻣﻐﺰ اﺳﺖ اﺳﺘﺎﻧﺪارد
   اﻧﺠﺎم ﺷﺪه اﺳﺖ اﺳﭙﻜﺖ ﻓﺮاواﻧﻲ در زﻣﻴﻨﻪ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري
ﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ ﻗﻠﺐ  ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺗﺑﻴﺸﺘﺮ درﺑﺎرهاﻣﺎ اﻳﻦ ﻣﻄﺎﻟﻌﺎت ، [8-31]
ﺑﻮده اﻧﺪ و ﻛﻤﺘﺮ ﺑﻪ اﺳﺘﺎﻧﺪارد ﻛﺮدن ﻣﻄﺎﻟﻌﺎت ﻣﺮﺑﻮط ﺑﻪ  ﻣﺘﻤﺮﻛﺰ
 .ﻣﻐﺰ ﺗﻮﺟﻪ ﺷﺪه اﺳﺖ
ﺑﺎزﺳﺎزي ﻣﻬﻤﺘﺮﻳﻦ ﻣﺮﺣﻠﻪ در ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ اﺳﺖ 
ﺗﻤﺎم ﭘﺮدازش ﻫﺎي ﺑﻌﺪي ﻣﺴﺘﻘﻴﻤﺎ ﺗﺤﺖ ﺗﺄﺛﻴﺮ آن ﻗﺮار  ﻛﻪ ﻛﻴﻔﻴﺖ
اﺳﺘﺎﻧﺪارد ﻛﺮدن ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري  ﻟﺬا اوﻟﻴﻦ ﮔﺎم در. ﻣﻲ ﮔﻴﺮد
 .اﺳﺖ ﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ ﻣﻐﺰ ﻳﺎﻓﺘﻦ ﺷﺮاﻳﻂ ﺑﻬﻴﻨﻪ ﺑﺮاي ﺑﺎزﺳﺎزي ﺗﺼﺎوﻳﺮﺗﻮﻣ
ﺗﻨﻬﺎ روش ﺗﺤﻠﻴﻠﻲ ﺑﺮاي ﺑﺎزﺳﺎزي ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ اﺳﺘﻔﺎده از 
 ﻫﺎي ه ﻛﻪ اﻟﮕﻮرﻳﺘﻢ آن ﺑﺮاي داد،[41 ]اﺳﺖ  رادونوارون ﺗﺒﺪﻳﻞ
   ﺑﻚ ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦدر واﻗﻊ. ﻣﻲ ﺷﻮد ﻧﺎﻣﻴﺪه   ﺑﻚ ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦﮔﺴﺴﺘﻪ
ﺻﻮرﺗﻲ ﻣﻨﺠﺮ   ﺗﻨﻬﺎ درﻛﻪﺑﺎزﺳﺎزي ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ اﺳﺖ   ﻗﻴﻖروش د
. ﺑﻪ ﭘﺎﺳﺦ دﻗﻴﻖ ﻣﻲ ﺷﻮد ﻛﻪ ﺗﻌﺪاد ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦ ﻫﺎ ﺑﺴﻴﺎر زﻳﺎد ﺑﺎﺷﺪ
واﻗﻌﻲ ﺑﻮاﺳﻄﻪ ﻣﺤﺪودﻳﺖ در ﺗﻌﺪاد ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦ اﻳﻦ  در ﺷﺮاﻳﻂ
ﺑﺮاي ﺟﺒﺮان آن  روش ﻣﻨﺠﺮ ﺑﻪ ﺗﻮﻟﻴﺪ ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﻣﺤﻮ ﻣﻲ ﺷﻮد ﻛﻪ
ﺑﺮروي ردﻳﻒ ﻫﺎي ﻳﻚ ﺑﻌﺪي ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦ ﻫﺎ اﻋﻤﺎل  pmar ﻓﻴﻠﺘﺮ
ﻧﻴﺰ ﺗﻨﻬﺎ در   ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﻚ ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦﮕﻮرﻳﺘﻢاﺳﺘﻔﺎده از اﻟ .ﻣﻲ ﮔﺮدد
ﻗﺒﻮل ﻣﻲ ﺷﻮد ﻛﻪ ﻣﻴﺰان ﻧﺴﺒﻲ ﻧﻮﻳﺰ در  ﺻﻮرﺗﻲ ﻣﻨﺠﺮ ﺑﻪ ﻧﺘﺎﻳﺞ ﻗﺎﺑﻞ
در . ﺑﺎﺷﺪ (ﻧﺴﺒﺖ ﺳﻴﮕﻨﺎل ﺑﻪ ﻧﻮﻳﺰ ﺑﺎﻻ )ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦ ﻫﺎ ﻗﺎﺑﻞ اﻏﻤﺎض
ﺗﺼﺎوﻳﺮ  ﻮدن اﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮ، ﻧﻮﻳﺰﺑ ﻏﻴﺮ اﻳﻨﺼﻮرت ﺑﻪ ﻋﻠﺖ ﺑﺎﻻﮔﺬر
ﺪت ﺗﻨﺰل ﻣﺘﻨﺎﺳﺐ ﺑﺎ ﻓﺮﻛﺎﻧﺲ آﻧﻬﺎ اﻓﺰاﻳﺶ و ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﻪ ﺷ
اﺳﺘﻔﺎده از ﻳﻚ ﻓﻴﻠﺘﺮ ﭘﺎﺋﻴﻦ ﮔﺬر دﻳﮕﺮ ﺟﻬﺖ  ﻣﻲ ﻳﺎﺑﺪ ﺑﻄﻮرﻳﻜﻪ
ﻫﺎي ﻣﻮﺟﻮد و  ﺗﻨﻮع ﻓﻴﻠﺘﺮ. ﺗﻌﺪﻳﻞ در ﻧﻮﻳﺰ ﺿﺮوري ﻣﻲ ﮔﺮدد
ﺗﻔﺎوت ﮔﺴﺘﺮده در ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺷﺮاﻳﻂ ﭘﻴﭽﻴﺪه اي را ﺑﺮاي 
  .[51-71]ﻓﻴﻠﺘﺮ اﻳﺠﺎد ﻣﻲ ﻛﻨﺪ  اﻧﺘﺨﺎب و ﺗﻨﻈﻴﻢ
 ﺿﺎﻳﻌﺎت اﻧﺘﺨﺎب ﻧﺎﻣﻨﺎﺳﺐ ﻓﻴﻠﺘﺮ از ﻳﻚ ﺳﻮ ﻣﻲ ﺗﻮاﻧﺪ ﺑﺎ ﺣﺬف
ﻛﺎﻫﺶ ﻛﻨﺘﺮاﺳﺖ ﻣﻮﺟﺐ ﻋﺪم ﺗﺸﺨﻴﺺ ﺑﻴﻤﺎري و ﻳﺎ  ﻛﻮﭼﻚ و ﻳﺎ
ﻣﻮﺟﺐ ﺗﺸﺨﻴﺺ  اﻓﺰاﻳﺶ ﻏﻴﺮ واﻗﻌﻲ ﻛﻨﺘﺮاﺳﺖ و اﻳﺠﺎد آرﺗﻴﻔﻜﺖ
ﺑﺎ ﺗﻮﺟﻪ ﺑﻪ ﻣﻴﺰان ﺑﺎﻻي ﭘﺮﺗﻮﻫﺎي ﭘﺮاﻛﻨﺪه در . ﻧﺎدرﺳﺖ ﮔﺮدد
اﻳﻦ ﻣﺸﻜﻞ در ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري از ﻣﻐﺰ ﺑﺎرزﺗﺮ و  اﺳﺘﺨﻮان ﺟﻤﺠﻤﻪ
 .[81]ﭘﻴﭽﻴﺪه ﺗﺮ اﺳﺖ 
 ﻪ ﺗﻌﻴﻴﻦ ﺷﺮاﻳﻂ ﺑﻬﻴﻨﻪ ﺑﺮاي ﺷﺒﻴﻪ ﺳﺎزي ﺗﺼﺎوﻳﺮﻫﺪف از اﻳﻦ ﻣﻄﺎﻟﻌ
واﺿﺢ اﺳﺖ ﻛﻪ اﻧﺠﺎم ﭼﻨﻴﻦ ﻣﻄﺎﻟﻌﻪ اي ﺟﺰ . ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ ﻣﻐﺰ ﺑﻮد
 .ﻣﻘﺪور ﻧﻴﺴﺖ ﺑﺮروي ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﻓﺎﻧﺘﻮﻣﻲ
اي ﻋﻤﻮﻣﺎ ﺑﺮاي ﺑﺮرﺳﻲ ﻛﻴﻔﻲ و  ﻓﺎﻧﺘﻮم ﻫﺎي ﻣﻮﺟﻮد ﭘﺰﺷﻜﻲ ﻫﺴﺘﻪ
ﻋﻤﻠﻜﺮد ﻛﻠﻲ ﺳﻴﺴﺘﻢ ﻫﺎ ﻃﺮاﺣﻲ ﺷﺪه اﻧﺪ و ﻋﻤﻼ ﻓﺎﻧﺘﻮﻣﻲ ﻛﻪ  ﻛﻤﻲ
 ﻣﻐﺰﻓﺎﻧﺘﻮم ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﻚ ﭘﺮوﺟﺸﻜﻦ در اﺳﭙﻜﺖ 
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ﺑﺎزﺳﺎزي ﻛﺎرﺑﺮد داﺷﺘﻪ ﺑﺎﺷﺪ ﺑﻪ ﻛﻤﻚ آن  ﺎﺑﻲ روشﺗﻨﻬﺎ ﺑﺮاي ارزﻳ
ﻣﻮﻓﻘﻴﺖ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ و ﻳﺎ  ﺑﺘﻮان ﺑﻪ ﻃﻮر ﻣﺴﺘﻘﻴﻢ و ﻛﻤﻲ در ﻣﻮرد ﻣﻴﺰان
در اﻳﻦ ﺗﺤﻘﻴﻖ . اﻧﺘﺨﺎب درﺳﺖ ﭘﺎراﻣﺘﺮﻫﺎ ﻗﻀﺎوت ﻛﺮد وﺟﻮد ﻧﺪارد
  اﻟﻬﺎم از ﻓﺎﻧﺘﻮم ﻣﻐﺰ ﻫﺎﻓﻤﻦ، ﻓﺎﻧﺘﻮﻣﻲ ﻃﺮاﺣﻲ ﺷﺪ ﻛﻪ از آن  ﺑﺎ
ﺪي ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري ﺑﻌﺪي و ﺳﻪ ﺑﻌ ﻣﻲ ﺗﻮان ﺑﺼﻮرت ﻻﻳﻪ ﻫﺎي دو
ﺗﺼﺎوﻳﺮ  ﺗﺼﺎوﻳﺮ دو ﺑﻌﺪي اﻳﻦ ﻓﺎﻧﺘﻮم ﺑﻪ ﻋﻨﻮان ﻣﺮﺟﻊ ﺑﺮاي. ﻛﺮد
  .ﺑﺎزﺳﺎزي ﺷﺪه ﺑﻜﺎر ﮔﺮﻓﺘﻪ ﺷﺪ
 
  
  ﻬﺎﻣﻮاد و روﺷ -2
  ( 1-ﺷﻜﻞ). ﻓﺎﻧﺘﻮم ﻃﺮاﺣﻲ ﺷﺪه از ﺗﻌﺪاد ﭼﻬﺎر ﻻﻳﻪ ﻣﺴﺘﻘﻞ ﺗﺸﻜﻴﻞ ﺷﺪه اﺳﺖ
 اﻣﺎ ﺳﺎﺧﺘﻤﺎن داﺧﻠﻲ ﻫﺮ ﻳﻚ ﺑﻪ ،ﻃﺮح ﻛﻞ ﻫﻤﻪ ﺑﺮش ﻫﺎ ﻣﺸﺎﺑﻪ
 ﺳﻴﺴﺘﻢ، ﻳﻞﺗﺎﺑﻊ ﺗﺒﺪ)ﻓﻴﺰﻳﻜﻲ ﺧﺎص  راﻣﺘﺮﻣﻨﻈﻮر اﻧﺪازه ﮔﻴﺮي ﭘﺎ
داﺧﻠﻲ  ﻓﻀﺎي. ﻃﺮاﺣﻲ ﺷﺪ( ﻗﺪرت ﺗﻔﻜﻴﻚ، ﻳﻜﻨﻮاﺧﺘﻲ و ﻛﻨﺘﺮاﺳﺖ
ﭘﺮ ﺷﺪ و از ﻫﺮ   99m- ﺗﻜﻨﺴﻴﻮم ﻣﻴﻠﻲ ﻛﻮري ﻣﺤﻠﻮل2ﻫﺮ ﻻﻳﻪ ﺑﺎ 
 ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري ﺗﺨﺖ ، ﻣﻴﻠﻴﻮن ﺷﻤﺎرش01آوري  ﻻﻳﻪ ﺑﺎ ﺟﻤﻊ
ﮔﻼس ﺑﻪ ﻋﻨﻮان   ﻻﻳﻪ ﭘﻠﻜﺴﻲ3ﺳﭙﺲ ﻻﻳﻪ ﺑﻪ ﻫﻤﺮاه . اﻧﺠﺎم ﮔﺮﻓﺖ
 ﺷﺪ و ﺑﺼﻮرت هﺳﺎز در ﻣﺠﺎورت ﻳﻜﺪﻳﮕﺮ ﻗﺮار داد ه ﭘﺮاﻛﻨﺪهﻣﺎد





  .ﺗﺎﺑﻊ ﺗﺒﺪﻳﻞ ﻃﺮاﺣﻲ ﺷﺪ  ﻧﻤﺎﺋﻲ از ﭼﻬﺎر ﺑﺮش ﻓﺎﻧﺘﻮم، اوﻟﻴﻦ ﺷﻜﻞ ﺳﻤﺖ ﭼﭗ ﺟﻬﺖ ﻣﺤﺎﺳﺒﻪ- 1ﺷﻜﻞ 
 ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﻜﺎر ﺑﺮده ﺷﺪه اﻧﺪ اﺷﻜﺎل ﺑﻌﺪي ﺑﻪ ﺗﺮﺗﻴﺐ ﺑﺮاي ﻣﺤﺎﺳﺒﻪ رزوﻟﻮﺷﻦ، ﻳﻜﻨﻮاﺧﺘﻲ و ﻛﻨﺘﺮاﺳﺖ
  
  ﻣﺪلosideM و ﺳﺮد ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري ﺑﺎ اﺳﺘﻔﺎده از دورﺑﻴﻦ ﮔﺎﻣﺎ
 اﻧﺮژي ﭘﺎﻳﻴﻦ دو ﺣﺎﻟﺖ ﻣﺠﻬﺰ ﺑﻪ ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر در  )MT enilcuN(
. اﻧﺠﺎم ﭘﺬﻳﺮﻓﺖ ﺑﺎ رزوﻟﻮﺷﻦ ﺑﺎﻻ و اﻧﺮژي ﭘﺎﻳﻴﻦ ﻫﻤﻪ ﻣﻨﻈﻮره
ﺳﺎﻧﺘﻴﻤﺘﺮي از ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر و اﻧﺪازه  01 و 0ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺗﺨﺖ در ﻓﻮاﺻﻞ 
ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ ﺑﺎ  ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري.  اﻧﺠﺎم ﮔﺮﻓﺖ821×821 ﻣﺎﺗﺮﻳﺲ
ﻗﺮار دادن ﻓﺎﻧﺘﻮم در ﺣﺎﻟﺖ ﺳﻪ ﺑﻌﺪي و ﻣﻮازي ﺑﺎ ﻣﺤﻮر ﭼﺮﺧﺶ 
 ﺗﺼﻮﻳﺮ در زاوﻳﻪ 081 ﺳﺎﻧﺘﻴﻤﺘﺮ ﺑﺎ ﺟﻤﻊ آوري 02ﺷﻌﺎع  دورﺑﻴﻦ در
اﻳﻦ .  اﻧﺠﺎم ﮔﺮﻓﺖ821×821 ﻣﺎﺗﺮﻳﺲ  درﺟﻪ و در063ﭼﺮﺧﺶ 
  ﻫﺮﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺮداري ﺑﺎ دو ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر ذﻛﺮ ﺷﺪه و ﺷﻤﺎرش در
  ﺟﻬﺖ ﻛﺎﻫﺶ .  اﻧﺠﺎم ﮔﺮﻓﺖ000002و 00004  ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦ
ﻛﻠﻴﻪ . ﺗﻜﺮار ﮔﺮدﻳﺪ  ﺑﺎر5ﺧﻄﺎﻫﺎي ﺗﺼﺎدﻓﻲ ﺗﻤﺎم ﻣﺮاﺣﻞ ﻓﻮق در 
  ﺷﺨﺼﻲراﻳﺎﻧﻪﺗﺒﺪﻳﻞ و ﺑﻪ   اﻳﻨﺘﺮﻓﺎﻳﻞﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﺪﺳﺖ آﻣﺪه ﺑﻪ ﻓﺮﻣﺖ
  .ﺪﻣﻨﺘﻘﻞ ﮔﺮدﻳ
 در اﻓﺰاري ﻧﺮم ﻳﻚ ﺑﺴﺘﻪ  دادﻫﺎ اي ﺟﻬﺖ ﭘﺮدازش ﺗﻮده
ﺎوﻳﺮ آزﻣﻮن اﻋﺘﺒﺎر ﺳﻨﺠﻲ ﻃﺮاﺣﻲ و ﺑﻮﺳﻴﻠﻪ ﺗﺼ 7 baltaM ﻣﺤﻴﻂ
 0046ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ در  ﻫﺮ ﻳﻚ از(. 2-ﺷﻜﻞ)ﮔﺮدﻳﺪ 
 ﺣﺎﻟﺖ ﺷﺒﻴﻪ ﺳﺎزي و ﻫﺮ ﺑﺎر ﺑﺎ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﻣﺮﺟﻊ ﻣﺮﺑﻮط ﺑﻪ آن ﻣﻘﻄﻊ
ﺑﻪ ﻋﻨﻮان  ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﻣﻘﺎﻳﺴﻪ و ﻣﻘﺪار ﺷﺎﺧﺺ
 اﻟﻬﺎم رﺋﻴﺴﻲ و ﻫﻤﻜﺎران 
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   ﺧﺮوﺟﻲ .[91] ﻣﺮﺟﻊ ﻣﺤﺎﺳﺒﻪ ﺷﺪ ﺮﻳﻣﻼك ﺷﺒﺎﻫﺖ ﺑﺎ ﺗﺼﻮ
 SSPS ﻫﺎي  ﺑﻮﺳﻴﻠﻪ ﻧﺮم اﻓﺰارﻧﺮم اﻓﺰار ﺑﻪ ﺻﻮرﺗﻲ ذﺧﻴﺮه ﺷﺪ ﻛﻪ




   ﺻﻔﺤﻪ اﺻﻠﻲ ﻧﺮم اﻓﺰار- 2ﺷﻜﻞ 
  
، nagoL-ppehS، enisoCدر اﻳﻦ ﺗﺤﻘﻴﻖ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎي
ﻓﺮﻛﺎﻧﺲ ) ﺣﺎﻟﺖ 05ﻳﻚ در  ﻫﺮ  gninnaH، gnimmaH
 ﺗﺮﻛﻴﺐ و ﺑﺮ روي ردﻳﻒ pmar ﺑﺎ ﻓﻴﻠﺘﺮ...(  ، 0/40، 0/20 ﻗﻄﻊ
        ﺑﺮاي ﻓﻴﻠﺘﺮ. ﺪي ﻣﺮﺑﻮي ﺑﻪ ﻫﺮ ﻻﻳﻪ ﺑﻜﺎر ﺑﺮده ﺷﺪﻧﺪﻫﺎي ﻳﻚ ﺑﻌ
و ... ، 0/40 ، 0/20 ﻓﺮﻛﺎﻧﺲ ﻗﻄﻊ) ﺣﺎﻟﺖ0002 htrowrettuB 
 0002ﻧﻴﺰ  zteM ﺑﺮاي ﻓﻴﻠﺘﺮ. در ﻧﻈﺮ ﮔﺮﻓﺘﻪ ﺷﺪ...(  ، 2 ، 1ﺷﻴﺐ 
 و ﺑﺮاي ﻓﻴﻠﺘﺮ ( ﭘﻬﻨﺎ در ﻧﻴﻤﻪ ﺑﻴﺸﻴﻨﻪﺗﺮﻛﻴﺐ ﺷﻴﺐ و)ﺣﺎﻟﺖ 
 ﭘﻬﻨﺎ در ﻴﮕﻨﺎل وﺑﻪ ﺳ ﺗﺮﻛﻴﺐ ﻧﻮﻳﺰ) ﺣﺎﻟﺖ 0002 ،ﻧﻴﺰ reneiW
   .[02-32]در ﻧﻈﺮ ﮔﺮﻓﺘﻪ ﺷﺪ (ﻧﻴﻤﻪ ﺑﻴﺸﻴﻨﻪ
 ﻧﺘﺎﻳﺞ -3 
 درﻫﺮ ﻣﻘﻄﻊ ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﺮ: اﻧﺘﺨﺎب ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﺮ اﺳﺎس ﻣﻴﺰان ﺷﻤﺎرش
 ﻫﺰار و 51 -52 ﻫﺰار ، 5-51 ﻫﺰار، 1-5اﺳﺎس ﻣﻴﺰان ﺷﻤﺎرش 
ﺑﺎ ﺑﺪﺳﺖ آوردن . ﺑﻨﺪي ﺷﺪﻧﺪ ﺑﺎﻻ ﮔﺮوه ﻫﺰار ﺷﻤﺎرش ﺑﻪ 52
ﺑﺮ اﺳﺎس  ﺴﻪ اﻧﺠﺎم ﺷﺪ وﻣﻘﺎﻳ ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ
ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﻬﻴﻨﻪ ﺗﻌﻴﻴﻦ  ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﺑﺎﻻﺗﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ
  ﻧﺘﺎﻳﺞ ﺣﺎﺻﻞ از اﻳﻦ ﻣﻄﺎﻟﻌﻪ را در ﭼﻬﺎر ﮔﺮوه ﺷﻤﺎرش3ﺷﻜﻞ .ﺷﺪ
  .ﺑﺮاي ﭼﻬﺎر ﻣﻘﻄﻊ ﻓﺎﻧﺘﻮم ﻧﻤﺎﻳﺶ ﻣﻲ دﻫﺪ
 
 ﻣﻐﺰﻓﺎﻧﺘﻮم ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﻚ ﭘﺮوﺟﺸﻜﻦ در اﺳﭙﻜﺖ 
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    (:0001-0005ﺷﻤﺎرش )ﮔﺮوه ﻳﻚ 
داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  reneiW و zteM در ﻣﻘﻄﻊ ﻳﻚ ﻓﻴﻠﺘﺮ
  اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ  ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎريﻣﻲ
وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ داراي اﺧﺘﻼف  (0/50eulav-p <)
 در ﻣﻘﻄﻊ دو، ﻓﻴﻠﺘﺮ .(<eulav-p 0/50)اﺳﺖ  ﻣﻌﻨﻲ دار
ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ  ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ ﺑﺎ داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦreneiW
رو  ز اﻳﻦا (<eulav-p 0/50) ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ
 reneiW در ﻣﻘﻄﻊ ﺳﻪ ﻓﻴﻠﺘﺮ. ر اﻳﻦ ﮔﺮوه ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪﻓﻴﻠﺘﺮ د ﺑﻬﺘﺮﻳﻦ
ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ  ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎري ﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻣﻲﺑداراي 
رو  از اﻳﻦ (<eulav-p 0/50)  ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖاﺧﺘﻼفﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ 
 و zteM ،در ﻣﻘﻄﻊ ﭼﻬﺎر ﻓﻴﻠﺘﺮ. ﺑﻬﺘﺮﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮ در اﻳﻦ ﮔﺮوه ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ
داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ  reneiW
ﺑﺎ  وﻟﻲ (<eulav-p 0/50) اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ آﻣﺎري
 .(<eulav-p 0/50) اﺳﺖ دار ﻣﻌﻨﻲ اﺧﺘﻼف داراي ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ ﺳﺎﻳﺮ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ
   (:0005-00051ﺷﻤﺎرش )ﮔﺮوه دوم 
داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  reneiW و zteM در ﻣﻘﻄﻊ ﻳﻚ ﻓﻴﻠﺘﺮ
 اﺧﺘﻼف آﻧﻬﺎ ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ  از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎريﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ
  وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ در (<eulav-p 0/50)
 در ﻣﻘﻄﻊ دو ﻓﻴﻠﺘﺮ. دار اﺳﺖ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ <eulav-p 0/1000
 داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ reneiW و zteM
وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  (<eulav-p 0/50) اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ
در . اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ <eulav-p 0/1000 در ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎﺳﺎﻳﺮ 
اﺧﺘﻼف  از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎري reneiW ﺑﺎ htrowrettuB ﻣﻘﻄﻊ ﺳﻪ، ﻓﻴﻠﺘﺮ
وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ  (<eulav-p 0/50)ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﺪارﻧﺪ 
 ﭼﻬﺎر، ﻓﻴﻠﺘﺮ در ﻣﻘﻄﻊ. (<eulav-p 0/50) اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ
 ﺑﺎ ﻫﺎ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎريداراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  reneiW
 .(<eulav-p 0/50) ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ
   (:00051-00052ﺷﻤﺎرش )ﮔﺮوه ﺳﻮم 
داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  reneiW و  zteM در ﻣﻘﻄﻊ ﻳﻚ ﻓﻴﻠﺘﺮ
 اﺧﺘﻼف آﻧﻬﺎ ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎري
  ﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ دروﻟﻲ ﺑﺎ ﻣ (<eulav-p 0/50)
در ﻣﻘﻄﻊ دو، . اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ  <eulav-p 0/1000
دار ﻧﻤﻲ  اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎري reneiW و zteM ﻓﻴﻠﺘﺮ
 و zteM ﻧﻴﺰ ﺑﺎhtrowrettuB ، ﻓﻴﻠﺘﺮ(<eulav-p 0/50))ﺑﺎﺷﺪ 
وﻟﻲ  (<eulav-p 0/50) دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ reneiW
-p 0/50) اﺳﺖ  داراي اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دارﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ
،  zteM،  nagoL-ppehS،  htrowrettuBﻓﻴﻠﺘﺮ .(<eulav
ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﺑﻪ ﺗﺮﺗﻴﺐ داراي  gnimmaH و gninnaH ، enisoC
دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ  اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻫﺎ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎري
  اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ reneiW وﻟﻲ ﺑﺎ (<eulav-p 0/50)
 reneiW و zteM ﭼﻬﺎر، ﻓﻴﻠﺘﺮ در ﻣﻘﻄﻊ .(<eulav-p 0/50) 
ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ  وﻟﻲ ﺑﺎ (<eulav-p 0/50) اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﺪارﻧﺪ
  .ﺖاﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳ  <eulav-p 0/1000 ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ در
  (: 00052ﺷﻤﺎرش ﺑﺎﻻي  )مﮔﺮوه ﭼﻬﺎر
داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  reneiW و zteM در ﻣﻘﻄﻊ ﻳﻚ ﻓﻴﻠﺘﺮ
  اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ ﺎظ آﻣﺎريﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤ
  وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ در (<eulav-p 0/50) 
 در ﻣﻘﻄﻊ دو، ﻓﻴﻠﺘﺮ. اﺳﺖ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار  <eulav-p0 /1000
 ﻓﻴﻠﺘﺮ. اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﺪارﻧﺪ reneiW و zteM
اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار  reneiW و zteM ﻧﻴﺰ ﺑﺎ  htrowrettuB
ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ داراي  وﻟﻲ (<eulav-p 0/50) ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ
  ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺳﻪ، ﻣﻘﻄﻊ در .(<eulav-p 0/50)اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ 
ﺑﻪ ﺗﺮﺗﻴﺐ داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ  nagoL-ppehS و htrowrettuB
اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﻤﻲ  ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎري ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻫﺎ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ
ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﺧﺘﻼف  وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ (<eulav-p 0/50) ﺑﺎﺷﺪ
 در ﻣﻘﻄﻊ ﭼﻬﺎر، ﻓﻴﻠﺘﺮ .(<eulav-p 0/50)ﻨﻲ دار اﺳﺖ ﻣﻌ
ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻫﺎ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ  دارايreneiW
  ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﺧﺘﻼف آﻣﺎري
  .(<eulav-p 0/50) 
 اﻟﻬﺎم رﺋﻴﺴﻲ و ﻫﻤﻜﺎران 
 




















































 zteM، htrowrettuB ،gninnaH، gnimmaH، goL-ppehS، enisoCيﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎﻣﻘﺎﻳﺴﻪ ﺑﻴﻦ -3ﺷﻜﻞ
  ﺑﻪ ﻫﻤﺮاه ﻓﺎﺻﻠﻪ اﻃﻤﻴﻨﺎن ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ . اﺳﺖ ﺑﺮ اﺳﺎس ﻣﻴﺰان ﺷﻤﺎرشreneiWو








    :رﻧﺘﺨﺎب ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﺮ اﺳﺎس ﻧﻮع ﻛﻮﻟﻴﻤﺎﺗﻮا
ﺮاي ﭼﻬﺎر ﻣﻘﻄﻊ ﻓﺎﻧﺘﻮم ﻧﺘﺎﻳﺞ ﻣﺮﺑﻮط ﺑﻪ دو ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر ﺑ 1 در ﺟﺪول
 .ﻧﺸﺎن داده ﺷﺪه اﻧﺪ
 zteM در ﻣﻘﻄﻊ ﻳﻚ : اﻧﺮژي ﭘﺎﻳﻴﻦ ﻫﻤﻪ ﻣﻨﻈﻮرهﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر
داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ اﺧﺘﻼف آﻧﻬﺎ  reneiWو
وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ  (<eulav-p 0/50)ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ 
در  .اﺳﺖ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار <eulav-p 0/1000 ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ در
داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻨﻬﺎ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ  zteM و reneiW ﻣﻘﻄﻊ دو
 <eulav-p 0/1000 ﺑﻪ ﺑﻘﻴﻪ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ در  ﻧﺴﺒﺖﻛﻪ اﺧﺘﻼف آﻧﻬﺎ
 وreneiW ﻓﻴﻠﺘﺮ در ﻣﻘﻄﻊ ﺳﻪ،. دار اﺳﺖ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ
ﺑﻪ ﺗﺮﺗﻴﺐ داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻫﺎ ﻣﻲ   htrowrettuB
ﺑﻲ ﻣﻌﻨﻲ وﻟﻲ اﺧﺘﻼف آﻧﻬﺎ ﺑﺎ ﺳﺎﻳﺮ  ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ اﺧﺘﻼف آن دو
در ﻣﻘﻄﻊ  .(<eulav-p0/50) ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ
داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  reneiWﭼﻬﺎر
 .اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ  <eulav-p 0/1000 در ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ
 reneiWو zteM     در ﻣﻘﻄﻊ ﻳﻚ : اﻧﺮژي ﭘﺎﻳﻴﻦ ﻫﻤﻪ ﻣﻨﻈﻮرهﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر
اﺧﺘﻼف آﻧﻬﺎ ﺑﻲ  ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎريﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ  داراي
وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﺧﺘﻼف  (<eulav-p 0/50) اﺳﺖﻣﻌﻨﻲ 
 و zteM در ﻣﻘﻄﻊ دو، ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎي .(<eulav-p 0/50)ﻣﻌﻨﻲ دار دارﻧﺪ 
  اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار ﻧﺪارﻧﺪ   htrowrettuB و reneiW
ﻌﻨﻲ وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ داراي اﺧﺘﻼف ﻣ (<eulav-p 0/50)
 وreneiW در ﻣﻘﻄﻊ ﺳﻪ ،ﻓﻴﻠﺘﺮ .(<eulav-p 0/50) دار اﺳﺖ
 ﻣﻐﺰﻓﺎﻧﺘﻮم ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﻚ ﭘﺮوﺟﺸﻜﻦ در اﺳﭙﻜﺖ 
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ﻫﺎ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از  ﺑﻪ ﺗﺮﺗﻴﺐ داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  htrowrettuB
 وﻟﻲ ﺑﺎ (<eulav-p 0/50)ﻟﺤﺎظ آﻣﺎري داراي اﺧﺘﻼف ﺑﻲ ﻣﻌﻨﻲ 
 ﻓﻴﻠﺘﺮ .(<eulav-p 0/50) ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ دار اﺳﺖ
   ﺗﻴﺐ داراي ﺑﺰرﮔﺘﺮﻳﻦ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻨﻬﺎﺑﻪ ﺗﺮ zteM و reneiW
دار ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ  ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ از ﻟﺤﺎظ آﻣﺎري داراي اﺧﺘﻼف ﻣﻌﻨﻲ
  وﻟﻲ ﺑﺎ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺳﺎﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ اﺧﺘﻼف  (<eulav-p 0/50)
  .(<eulav-p 0/50) اﺳﺖ ﻣﻌﻨﻲ داري
  
  اﻧﺘﺨﺎب ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﺮ اﺳﺎس ﻧﻮع ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر  -1ﺟﺪول
  
 اﻧﺤﺮاف ﻣﻌﻴﺎر ± ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ 





 PMAR  0/812±0/40  0/251±0/40  0/541±0/40  0/951±0/40
 NAGOL-PPEHS  0/262±0/20  0/822±0/20  0/512±0/20  0/602±0/20
 ENISOC  0/852±0/20  0/422±0/20  0/612±0/20  0/102±0/20
 GNIMMAH  0/652±0/20  0/222±0/20  0/712±0/30  0/891±0/30
 GNINNAH  0/652±0/20  0/222±0/20  0/612±0/20  0/891±0/30
 HTROWRETTUB  0/662±0/20  0/132±0/20 * 0/22±0/20  0/112±0/30
 ZTEM * 0/972±0/20 * 0/632±0/20  0/612±0/30  0/522±0/40






 PMAR  0/971±0/50  0/241±0/50  0/31±0/30  0/551±0/30
 NAGOL-PPEHS  0/332±0/40  0/412±0/20  0/212±0/20  0/12±0/20
 ENISOC  0/32±0/40  0/512±0/20  0/312±0/20  0/112±0/20
 GNIMMAH  0/922±0/40  0/512±0/20  0/712±0/30  0/12±0/20
 GNINNAH  0/922±0/40  0/512±0/20  0/512±0/20  0/12±0/20
 HTROWRETTUB  0/632±0/40 * 0/712±0/20 * 0/32±0/40  0/612±0/20
 ZTEM * 0/42±0/40 * 0/912±0/20  0/712±0/30 * 0/912±0/20
 RENEIW * 0/42±0/40 * 0/222±0/20 * 0/332±0/50 * 0/222±0/20
 
 





 . اﺳﺖ0/50زﻣﻮن ﻛﻤﺘﺮ از ﺳﻄﺢ ﻣﻌﻨﻲ داري آ*
  
 .ﻧﺸﺎن داده ﺷﺪه اﺳﺖ  ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﻬﻴﻨﻪ، ﺑﺪون ﺗﻮﺟﻪ ﺑﻪ ﻣﻴﺰان ﺷﻤﺎرش و ﻧﻮع ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر4ﺷﻜﻞدر 
 اﻟﻬﺎم رﺋﻴﺴﻲ و ﻫﻤﻜﺎران 
 














 ،gninnaH، gnimmaH، goL-pehS، enisoCيﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ ﻣﻘﺎﻳﺴﻪ ﺑﻴﻦ - 4 ﺷﻜﻞ
  ﺑﺪون ﺗﻮﺟﻪ ﺑﻪ ﻧﻮع ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر و ﻣﻴﺰانreneiWو zteM، htrowrettuB
  ﺑﻪ ﻫﻤﺮاه ﻓﺎﺻﻠﻪ اﻃﻤﻴﻨﺎن ﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮﺷﺎﺧ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ  و اﺳﺖﺷﻤﺎرش
  .ﻧﻤﺎﻳﺶ ﻣﻲ دﻫﺪ( ﭼﻬﺎر ﻣﻘﻄﻊ)را ﺑﺮاي ﻛﻠﻴﻪ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ در ﻓﺎﻧﺘﻮم ﺳﻪ ﺑﻌﺪي
  
  و ﻧﺘﻴﺠﻪ ﮔﻴﺮيﺑﺤﺚ -4
ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻲ واﺑﺴﺘﮕﻲ زﻳﺎدي ﺑﻪ روش ﺑﺎزﺳﺎزي ﺑﻪ 
اﻧﺘﺨﺎب ﻓﻴﻠﺘﺮ ﻧﻴﺰ ﻣﻬﻤﺘﺮﻳﻦ ﺟﻨﺒﻪ از روش . [02] دارد ﻛﺎر رﻓﺘﻪ
 ﺷﺮاﻳﻂ ﺑﻬﻴﻨﻪ  ﺗﻌﻴﻴﻦﻣﻄﺎﻟﻌﻪ  ﻫﺪف از اﻳﻦ.[12] ﺑﺎزﺳﺎزي ﻣﻲ ﺑﺎﺷﺪ
ﻓﻴﻠﺘﺮاﺳﻴﻮن ﺑﺎ ﺗﻮﺟﻪ ﺑﻪ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ ﺷﻤﺎرش در ﻫﺮ ﭘﻴﻜﺴﻞ از 
ﻫﺎي ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ ﺑﻮد و ﺑﺮاي اﻳﻦ ﻣﻨﻈﻮر ﺗﺼﺎوﻳﺮ  ﭘﺮوﺟﻜﺸﻦ
ﺗﻮﻣﻮﮔﺮاﻓﻴﻚ ﺑﺎزﺳﺎزي  ﺗﺨﺖ ﻓﺎﻧﺘﻮم ﺑﻪ ﻋﻨﻮان ﻣﺮﺟﻊ ﺑﺎ ﺗﺼﺎوﻳﺮ
 ﻧﺘﻴﺠﻪ ﻛﻤﻲ اﻳﻦ ﻣﻄﺎﻟﻌﻪ ﭘﻴﺸﻨﻬﺎد ﻣﻲ. ﺷﺪه ﻣﻮرد ﻣﻘﺎﻳﺴﻪ ﻗﺮار ﮔﺮﻓﺖ
ﺿﻌﻴﻒ ﺗﺮﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ   gninnaH و gnimmaH ﻛﻨﺪ ﻛﻪ ﻓﻴﻠﺘﺮ
ﭘﺎﺳﺦ اﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ در ﻓﺮﻛﺎﻧﺲ  ﻛﻪ اﻳﻦ ﻧﺘﻴﺠﻪ ﺑﻪ( 4ﺷﻜﻞ) ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ
ﻛﻤﺘﺮ از   ﺑﻪ، ﺑﺎزده اﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ ﻧﺴﺒﺘﺎ ﺳﺮﻳﻊ[32] .ﭘﺎﻳﻴﻦ ﺑﺮ ﻣﻲ ﮔﺮدد
ﻳﻚ ﺗﻨﺰل ﭘﻴﺪا ﻣﻲ ﻛﻨﺪ و از ﻃﺮﻓﻲ ﺳﻴﮕﻨﺎل در ﭘﺰﺷﻜﻲ ﻫﺴﺘﻪ اي در 
 از اﻳﻨﺮو ﭘﺎﺳﺨﻲ ﺑﺮاي ﻛﺎﻫﺶ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﭘﺎﻳﻴﻦ ﻗﺮار دارد ﻓﺮﻛﺎﻧﺲ ﻫﺎي
 ﻧﺸﺎن ﻣﻲ دﻫﺪ ﻛﻪ 4ﺷﻜﻞ .ﺑﺎﺷﺪ ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﺑﺎ اﻳﻦ دو ﻓﻴﻠﺘﺮ ﻣﻲ
در ﺗﺼﺎوﻳﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺷﺪه ﺑﺎ اﻳﻦ  ﺷﺎﺧﺺ ﻛﻠﻲ ﻛﻴﻔﻴﺖ ﺗﺼﻮﻳﺮ ﻣﻴﺎﻧﮕﻴﻦ
ﺑﺎ .ﻓﻴﻠﺘﺮ ﻧﺴﺒﺖ ﺑﻪ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎي دﻳﮕﺮ ﻣﻘﺪار ﻛﻤﺘﺮي دارا ﻣﻲ ﺑﺎﺷﺪ دو
ﺑﻪ ﺻﻮرت ﻛﻤﻲ  zteM  و reneiWﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎي ، 5ﻮﺟﻪ ﺑﻪ ﺷﻜﻞ ﺗ
 ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎي ﺗﻘﻮﻳﺖ ،اﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ.ﺮ ﻓﻴﻠﺘﺮﻫﺎ ﻣﺘﻤﺎﻳﺰ ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪاز ﺳﺎﻳ
ﻣﻲ ﺑﺎﺷﻨﺪ ﻛﻪ ﻫﺪف اﺻﻠﻲ آﻧﺎن ﺣﺬف ﻧﻮﻳﺰ ﻧﻤﻲ ﺑﺎﺷﺪ ﺑﻠﻜﻪ  ﻛﻨﻨﺪه
ﻧﺘﺎﻳﺞ . ﻓﺮآﻳﻨﺪ ﺗﺼﻮﻳﺮﺑﺮداري اﺳﺖ ﺑﻬﺒﻮد رزوﻟﻮﺷﻦ ﻓﻀﺎﺋﻲ در ﻃﻲ
ﺗﻮﺟﻪ  ﺑﺪون reneiW  اﻳﻦ ﻣﻄﻠﺐ را ﻧﺸﺎن ﻣﻲ دﻫﺪ ﻛﻪ ﻓﻴﻠﺘﺮ،ﻛﻤﻲ
 ﺗﺮﻳﻦ ﻓﻴﻠﺘﺮ ﺑﺮاي  ﻣﻨﺎﺳﺐ،ﺑﻪ ﻣﻴﺰان ﺷﻤﺎرش و ﻧﻮع ﻛﻠﻴﻤﺎﺗﻮر
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